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La incorporació dels biomaterials en el camp de la medicina ha contribuït a 
l’avenç científic i tecnològic per a la millora dels tractaments i les cures en 
diverses especialitats. Aquests es fabriquen amb substàncies naturals o 
sintètiques, i s’utilitzen per ser implantats o incorporats al cos humà per reparar o 
reemplaçar una part o alguna funció de l’organisme de forma segura i 
fisiològicament acceptable.  
 
En l’àmbit de la cirurgia ortopèdica i traumatologia els biomaterials tenen una 
especial importància tant per a la seva utilització en la reparació de fractures, 
com per a d’altres lesions de parts toves, i en les substitucions articulars. 
 
Les característiques biomecàniques de les articulacions fan que les propietats 
que requereixin els materials protètics siguin molt restrictives. En primer lloc, han 
de ser biocompatibles, o sigui que no produeixin rebuig, a més de ser resistents 
a la corrosió, ja que els fluids corporals són altament corrosius.  
 
En segon lloc, s’han de tenir en compte les propietats mecàniques, molt 
importants en la selecció de materials emprats per a la construcció de les 
pròtesis, ja que l’aparell locomotor i el sistema musculoesquelètic, en particular, 
amb el moviment continuat, transmet a les pròtesis unes forces considerables.  
 
Un altre aspecte que cal considerar és el de la fricció entre els components en 
efectuar els moviments, i el desgast d’aquests. Una de les conseqüències del 
desgast de la superfície dels implants és la generació de petites partícules. 
L’acumulació d’aquestes als teixits produeix reaccions inflamatòries que 
provoquen destrucció de l’os (osteòlisi), i amb això l’afluixament dels components 
de les pròtesis i dolor. En els cas de l’alliberació de ions metàl·lics per migració 
d’aquests, poden provocar efectes sistèmics a altres parts de l’organisme.  
 
També és important el sistema de fixació dels implants, que pot ser cimentat o 
de tipus biològic, on s’aprofita la capacitat osteoinductora i / o osteointegradora 
de les superfícies dels components. 
 
Els materials emprats, a més, s’han de mantenir estables en el temps, ja que els 
implants protètics haurien de funcionar satisfactòriament durant tota la vida del 
pacient evitant, així, la revisió dels components. És per això l’interès de buscar i / 
o desenvolupar materials de màxima durabilitat tenint en compte l’edat, cada 
vegada més jove, en la indicació de cirurgia protètica i també la major 
supervivència de la població, que cada vegada està més envellida.  
 
Per tant, és important que tant clínics, gestors, com pacients coneguin què són i 




maximitzar els seus beneficis i disminuir els potencials riscos, ja que no deixen 
de ser una part rellevant de la tecnologia sanitària en si (la pròtesi articular) que 
també ha de ser avaluada pels seus resultats. Per aquest motiu, des del Registre 
d’Artroplàsties de Catalunya (RACat) s’ha impulsat la publicació de les 
monografies sobre biomaterials. 
 
En aquesta monografia es presenten el ciment ossi acrílic com a sistema de 
fixació, i les ceràmiques com a parell de fricció entre els components i com a 
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La cirurgia ortopèdica i la traumatologia és una especialitat mèdica complexa, ja que el 
traumatòleg a més dels coneixements mèdics específics ha de conèixer les tecnologies 
sanitàries disponibles en el seu àmbit d’actuació, i ser capaç de valorar la seva utilitat per 
aplicar-les als pacients. 
 
D’entre aquestes tecnologies prenen especial rellevància els implants protètics i els ciments 
ossis acrílics, fabricats amb materials biocompatibles que són objecte d’un procés d’innovació 
i millora contínua per part de la indústria. És precís, doncs, que el cirurgià ortopèdic s’informi 
proactivament i/o rebi formació en aquesta àrea del coneixement, és a dir, en aspectes 
relacionats amb les propietats dels materials utilitzats i els processos de fabricació, el disseny 
i les característiques finals d’aquests tipus de tecnologia.  
 
El coneixement d’aquestes tecnologies ha de proporcionar al cirurgià eines que l’ajudin a 
entendre  els factors relacionats amb la resistència o durabilitat, i el seu comportament tant 
abans com després de la seva implantació en un medi com el del cos humà. En definitiva, 
conèixer el seu funcionament, així com els avantatges i possibles desavantatges, ha de 
permetre als professionals fer un ús adequat de les tecnologies i, alhora, ha de redundar en 
benefici dels pacients. A més, disposar de coneixements en biomaterials permetrà al 
professional sanitari tenir una opinió més crítica, tot facilitant-li la comunicació amb  la 
indústria.  
 
L'objectiu d'aquesta publicació monogràfica és promoure l’interès pels biomaterials, 
especialment entre els professionals sanitaris i, més en concret, entre els traumatòlegs, atès 
el paper tan important què hi juguen en els resultats de les intervencions d’artroplàsties que 
realitzen. D’altra banda, la investigació en nous biomaterials i les nano tecnologies associades 
a la biologia molecular i cel·lular, en constant evolució, han de ser decisius en el disseny dels 






CIMENTS OSSIS ACRÍLICS (COA) 
Introducció 
Els ciments ossis acrílics (COA) en les intervencions d’artroplàsties tenen una funció 
biomecànica,  de distribució de la càrrega  que exerceix la pròtesi metàl·lica al llarg de l‘os (ja 
que en augmentar la superfície de contacte s’eviten  tensions puntuals); i una funció de fixació, 
ja que la cavitat medul·lar s’omple de ciment, el que permet ajustar la pròtesi a l’os i produir 
una fixació primària metall - os.  
 
Els ciments acrílics no tenen propietats adhesives, la seva funció de fixació  depèn de la 
interdigitació mecànica, és a dir, que el ciment penetri fins al teixit esponjós de l’os, facilitant  
la unió os-ciment.  
 
Els COA també estan indicats com a substitutiu en cavitats òssies, per millorar l’estructura 
vertebral com en els casos d’aixafament vertebral osteoporòtics i d’altres malalties 
caracteritzades per un deteriorament de la microarquitectura del teixit ossi; i en la confecció 
de pròtesis temporals per a infeccions osteoarticulars, com a pas previ al recanvi protètic 
definitiu.1 En aquests casos és habitual la inclusió d’antibiòtics termostables (resistents a l’alta 
temperatura) com la gentamicina o la vancomicina. El ciment impregnat amb antibiòtics es va 
començar a comercialitzar el 1972.2 
 
Temistocles Gluck (1853 - 1942 Berlin), físic i cirurgià alemany, va fixar per primera vegada el 
1880 una pròtesi total de genoll d’ivori amb un tipus de ciment compost de guix i colofònia 
(resina natural del cautxú) . 
 
L’era dels COA, però, va començar amb Otto Rhom (1876-1936), químic nascut a Ohringer 
Alemanya, qui junt amb la companyia Kulzer va treballar en les propietats físiques d’un ciment 
per poder utilitzar-ho com a substitutiu de l’os. El resultat va ser una patent el 1936 
(DRP737058), amb el nom de Paladon 65, amb la indicació de substituir pèrdues d’os del 
crani.  
 
El 1943 les companyies Degussa i Kulzer van descriure un mecanisme de polimerització del 
metacrilat de metil (MMA) a temperatura ambient, prèvia addició d’una amina aromàtica 
terciària (patent DRP973590). El mecanisme estudiat per ambdues empreses encara és vàlid 
actualment i està considerat com el naixement del ciment ossi de polimetacrilat de metil 
(PMMA). 
 
No obstant això, la primera utilització del ciment ossi de PMMA s’atribueix al cirurgià anglès 
John Charnley, qui el 1958  va utilitzar-lo amb èxit per cimentar la còtila i la tija femoral d’una 
pròtesi total de maluc.3,4 El ciment, que es tractava d’un PMMA curat en fred, va ser preparat 
per D. C. Smith, químic de materials dentals de la universitat de Manchester. John Charnley 





El 1970 l’FDA (Agència Federal Americana d’Aliments i Fàrmacs)  va aprovar la utilització del 
ciment ossi en les artroplàsties de maluc i genoll. 
 
Composició del polimetacrilat de metil (PMMA) 
El que coneixem com a ciment ossi es presenta per a la seva utilització com un conjunt format 
per una part sòlida i una part líquida (Taula 1). La part sòlida, normalment es presenta en 
format pols, i conté, a més del PMMA, un iniciador de la reacció, el peròxid de benzoïl (Figura 
1a),  i  el sulfat de bari (en ocasions òxid de zirconi) com a agent radioopac. La part líquida 
està constituïda pel monòmer MMA, l’ N,N-dimetil-p-toluïdina com a activador de la reacció de 
polimerització (Figura 1b), i la hidroquinona, que actua com a inhibidor d’aquesta. 6  
 
Taula 1.  Composició del ciment ossi acrílic (COA)* 
FASE POLS   
PMMA polimetilmetacrilat 89%p/p 
Peròxid de benzoïl  0,75% p/p 
Sulfat de bari/òxid de zirconi 10%p/p 
  
FASE LÍQUIDA   
MMA metacrilat de metil (monòmer)   97% v/v 
 N,N-dimetil-p-toluïdina 2,7% v/v 
Hidroquinona 750ppm 10% p/p 
* Relació pols/líquid =2 
 
 
Estructura química  
El PMMA forma part del grup de les resines acríliques; la seva fórmula química és (C5O2H8)n. 
Es tracta d’un polímer amorf format per la polimerització vinílica de radicals lliures a partir del 
monòmer metacrilat de metil (fórmula: C5H802) (Figura 1c).  
 
Figura 1.  Composició i estructura química del COA* 
  





















Com s’ha mencionat anteriorment, la fase en pols del ciment està formada per partícules de  
polimetacrilat de metil prèviament polimeritzades, però, a més a més, la fase líquida conté el 
monòmer sense polimeritzar. Un cop es barreja la fase sòlida amb la fase líquida, formada pel 
monòmer MMA, es desencadena la reacció de polimerització “in situ” del monòmer, deguda a 
la presència del peròxid de benzoïl i la dimetil toulidina (Figura 2). Això fa que la fase líquida 
es vagi fent cada cop més viscosa, el que permet que el ciment es pugui manipular i es pugui 
introduir fàcilment a les cavitats i lloc de l’implant.  A mida que l’inhibidor es va consumint 
augmenta la velocitat de la reacció. 7,8 
 
Figura 2. Procés de polimerització. 
 
 
Font: Wikipedia Commons 
 
 
En tot el procés s’han de considerar dos paràmetres: el temps de barreja, que seria el temps 
transcorregut fins que la pasta se separa netament del guant; i el temps de presa o 
enduriment, que és el temps després del qual augmenta la temperatura de la massa (Figura 3) 
i  que correspon a l’expressió: T ambient + (T màxima –T ambient)/29,10  
 








Després de la fase d’inducció a una certa temperatura la polimerització progressa fins que la 
barreja  polímer-monòmer vitrifica, perquè la viscositat  augmenta i es fa molt difícil la difusió 
dels reactius; d’aquesta forma la reacció finalitza obtenint una temperatura màxima. En aquest 
moment existeix un % de monòmers MMA  residual que a una temperatura de 90º se situa 
entre un 2 i 3 %.11 Aquests monòmers poden passar a la sang produint problemes respiratoris, 
cardíacs  i hipotensions. 12,13 En general es considera que 100 micrograms /ml poden produir 
una aturada respiratòria. La temperatura per la reacció exotèrmica pot produir segons el 
temps, necrosi òssia (90º 1 minut).14, 15, 16, 17 
 
Tot aquest procés esta regulat per l’American Society for Testing and Materials, norma ASTM 
F451-99a (www.astm.org), i la International Organization for Standardization ISO 5833:2002 
(www.iso.org/iso/home.html). 18, 19, 20,21,22 
 
El temps de barreja i presa ha de d’estar entre 5 i 15 minuts, i la temperatura, com és una 
reacció exotèrmica, pot ser molt elevada. La norma ASTM F451 estableix que no ha de 
superar els  90º (Taula 2).  La ISO 5833 fixa el temps d’aquests dos processos entre 3 i 15 
minuts, i la temperatura en 90 +/- 5. 23 
 
Taula 2. Temps de barreja, presa i temperatura màxima del ciment. Norma ASTM F451-99a. 
Propietats Extrusió 
p.  viscositat 
Intrusió 
utilització pasta 
Temps de barreja mínim (min) 5.0 5.0 
Rang temps de presa (min) 5-15 5-15 
Temperatura màxima  (ºC) 90 90 
Intrusió mínima  (mm)  2.0 
 
 
La microestructura final dels COA després de la polimerització està formada per partícules de 
PMMA embegudes en una matriu de monòmer polimeritzat, amb porus produïts durant la 
barreja i durant la polimerització, i partícules inorgàniques de l’agent radioopac, motiu pel qual 

















Propietats mecàniques dels COA 
És important conèixer l’estructura i el comportament mecànic del ciment, ja que les seves 
funcions són transmetre les forces entre el metall i l’os, i mantenir fixada la pròtesi. D’altra 
banda, l’ús adequat de les diferents tècniques de cimentació ha de permetre disminuir els 
factors que poden comportar una pèrdua de la seva resistència i, secundàriament, 
l’afluixament protètic. 25,26 
 
El comportament mecànic del ciment es pot caracteritzar a través de dos tipus d’assaigs, els  
estàtics, que estudien les forces de tracció, compressió i flexió;  i el dinàmic,27,28 on s’estudia 
el comportament de la fatiga, amb l’aplicació de forces cícliques en una freqüència 
determinada,  amb un temps  i càrrega determinades. 29 
 
El mòdul elàstic, o mòdul de Young (E) dóna informació de la rigidesa d'un material elàstic i 
s’interpreta com la resistència que oposa un material a ser deformat elàsticament en aplicar 
una força determinada. Com més gran és el valor més rígid és el material (Taula 3). 30,31 
 
Taula 3. El mòdul elàstic (E) mòdul de Young del COA. 
Propietats  Requisits 
Resistència compressió (MPa) 110 +- 2,5 
Mòdul elàstic  (GPa) 2,26 +-00,4 






El ciment resisteix millor les forces de compressió que les de tracció (tensores) i les de 
cisallament, poc habituals.   
 
Quan el ciment es col·loca en el lloc d’implantació, penetra en la porositat de l’os esponjós, i 
aquesta interdigitació produeix un ancoratge mecànic. Diferents publicacions demostren que 
aquesta penetració del ciment dins de l’os varia el seu comportament amb la interfície os – 
ciment. 32,33,34 Una profunditat de menys de 2 mm pot conduir a un afluixament en el temps per 
micromobilitat; un augment de 5 mm pot produir necrosi i comprometre el comportament 
mecànic de la interfície. 
    
La presència d’aire dintre del ciment, en el moment de la barreja, disminueix la resistència 
mecànica i pot produir microfractures. La preparació del ciment mitjançant una tècnica de 
centrifugació i al buit pot millorar les propietats mecàniques, tot i que algunes publicacions 
demostren alguns inconvenients en el sistema de centrifugat, ja que pot separar els materials 
radioopacs i antibiòtics de la barreja  a causa dels diferents pesos moleculars.35, 36,37,38  
 
Si la barreja es realitza a pressió atmosfèrica la quantitat d’aire pot ser del 25%; si es realitza 
al buit es redueix a l’1% i s’incrementa la resistència del ciment de 70 a 90 MPa i  la resistència 
a fatiga de 10 a 30 MPa.39,40,41,42 
 
Factors que poden influir en la resistència dels COA 
Hi ha diferents factors que afecten les propietats mecàniques dels COA, que s’enumeren a 
continuació, classificant-los en funció del grau de control que podem tenir sobre ells: 
 
A. Factors difícilment controlables 
 
- Pèrdua d’entre un 3% i un 10% de la resistència a causa de l’absorció d’aigua corporal.  
- La falta d’adhesió entre les partícules de l’agent radioopac i la matriu fan perdre 
propietats mecàniques al ciment.43,44 
- Envelliment: pèrdua gradual d’un 10% de la resistència pels canvis químics en el 
postenduriment. 45,46 
- Augment significatiu de la resistència en augmentar la velocitat de deformació. 
 
 
B. Factors parcialment controlables  
 
- Espessor de la capa: superior a 6 mm produeix un augment tèrmic que pot produir 
necrosi òssia i dificulta el repartiment eficient de la càrrega entre la pròtesi i l’os. En 
algunes superfícies com els pius de l’implant acetabular, un gruix de més de 2 mm pot 
resultar excessiu.   
- Espessors intermedis minimitzen les tensions de fatiga i els efectes de contracció. 
- La inclusió de sang, greix i teixits dins del ciment produeix pèrdues fins a un 70% de 
resistència. 
- Concentracions de tensions a nivell protètic, “gaps” en el ciment, disminueixen també 
la seva resistència.47,48 





- La inclusió d’antibiòtics pot produir una  pèrdua de resistència  del 5 al 10%.49,50 A més, 
l’addició personalitzada d’antibiòtics en la preparació del ciment pot fer variar les 
propietats mecàniques dels COA, a causa de concentracions diferents d’antibiòtic a 
les recomanades pel fabricant. 
- La tècnica de centrifugació al buit (treure l’aire) augmenta la resistència entre un 10 i 
25%.51,52,53,54 
- Retardar el moment d’inserció del ciment pot reduir la resistència un 60%.55, 56  
- La pressurització del ciment pot augmentar un 20 % la resistència en reduir la porositat. 
- La velocitat de la barreja pot alterar la resistència un 20%.   
- Els agents radioopacs poden debilitar el ciment en un 5%.  
 
 
Viscositat del ciment 
Els COA poden ser d’alta o de baixa viscositat. La baixa viscositat afavoreix la barreja del 
ciment i les bombolles d’aire poden sortir a la superfície mes fàcilment, i també permet més 
temps de manipulació. D’altra banda, la resistència mecànica és inferior que la dels d’alta 







Les propietats finals dels COA depenen de molts factors, i és important ser conscient que la 
seva modificació pot tenir conseqüències en les prestacions finals del material. A continuació 
es descriuen alguns d’aquests paràmetres: 
 
- La variable L/P (relació líquid / pols) del COA determina les propietats mecàniques, la 
temperatura màxima d’enduriment  i el percentatge en pes del monòmer residual 
(W%). 
 
- La temperatura de polimerització dels COA comporta un risc de necrosi òssia, el qual 
està en proporció a l‘espessor de la capa de ciment, que no ha de ser de més de 6mm. 
D’altra banda, el percentatge de monòmer residual està relacionat amb la toxicitat del 
ciment.59 
 
- La barreja dels components sòlid (PMMA) i líquid (MMA) inicia el procés d’inducció, 
augmentant la viscositat del ciment. És el moment d’implantar el ciment al seu lloc. 
Una vegada consumit l’inhibidor s’inicia la polimerització. L’existència de sang i teixit 
en el moment d’aplicar el ciment i el contacte amb la temperatura corporal  afectarà la 
seva resistència.60 
 
- La temperatura ambient i la humitat del quiròfan poden influenciar en les 
característiques del ciment. Si la temperatura ambient és més alta el temps 
d’enduriment disminueix i la temperatura màxima de polimerització augmenta. La 
temperatura òptima podria establir-se entre 19 i 20 ºC. 61,62 
 
- L’augment de porositat dels COA depèn de les bombolles d’aire de la barreja però  
també de la formació de CO2 en la desintegració de l’iniciador i de l’evaporació del 
monòmer.  
 
- La inclusió d’antibiòtics en el ciment, previ a la barreja del monòmer i el polímer, és 
acceptada en els espaiadors ja que la funció principal és l’alliberament  d’antibiòtic i no 
la resistència mecànica. Tot i així, la barreja de l’antibiòtic amb el ciment, a la sala 
d’operacions, pot produir un alliberament no controlat amb risc per excés i també per 
defecte. La seva utilització en artroplàsties primàries és discutida per la seva influència 
en la pèrdua de les propietats del ciment. 63,64     
 
- La tècnica de cimentació ha de ser estricta, amb control de totes les variables, ja que 
podria ser una de les causes del fracàs  protètic. 65  
 
En relació amb la tècnica de cimentació, en cirurgia protètica, un gran nombre de publicacions 
fan diferents propostes amb l’objectiu de preservar les propietats biomecàniques del ciment, 




forma generalitzada. A continuació, però, s’enumeren algunes d’aquestes tècniques que amb 
més freqüència es plantegen en la pràctica quirúrgica:   
 
- Pressurització del ciment. Per augmentar la resistència del ciment, Askew (1984), 
entre d’altres autors, recomana que el ciment ha de ser mantingut a pressió (76kPa) 
durant els 5 segons previs a la implantació de la pròtesi i després un mínim de 30 
segons.66,67,68,69 
 
- Rentat a pulsió. Majkowski et al. (1993) van estudiar “in vitro” la penetració del ciment 
a l’os esponjós preparant  la superfície lliure de teixit, fragments ossis i aplicant un 
rentat a pulsió, observant la millora de la penetració del ciment; fet que és extrapolable 
“in vivo” sempre que es realitzi amb isquèmia, ja que el sagnat pot disminuir la 
penetració del ciment en un 50%.70  
 
- Cimentació de la quilla tibial. Peters et al. (2003) van realitzar un estudi biomecànic de 
cimentació del component tibial de la pròtesi, en relació amb els resultats de cimentar 
o no la quilla, i no van trobar diferències significatives.  Aquest i altres estudis 
remarquen el fet que cimentar la quilla pot comprometre la cirurgia de revisió. 71,72  
 
- Cimentació dels còndils femorals. La tècnica de cimentació en les pròtesis de genoll, 
per tal de millorar la penetració del ciment, varia segons diferents autors.73 Alguns 
opinen que ha de ser combinada, cimentant l’escut femoral a nivell de l’os i els còndils 
posteriors a nivell de l’implant; i, d’altres, que la cimentació ha de ser només de 
l’implant. És evident, però, que en el moment de la implantació del component femoral  
i concretament a nivell dels còndils posteriors el ciment aplicat en la superfície de l’os  









L’ésser humà coneix la ceràmica des del moment que uneix el foc amb el fang; els grecs la  
van anomenar κεραμικός (keramikos), amb la qual es van fabricar eines i objectes de gran 
utilitat i després va esdevenir un art. 
 
La seva utilització com a biomaterial es va iniciar als anys 70 i  el seu interès resideix en el fet 
que moltes ceràmiques són del tipus oxidatiu, òxids metàl·lics,  per la qual cosa la capacitat 
oxidativa i la de corrosió posterior en un mitjà biològic queda anul·lada, a diferència del que 
passa amb els biomaterials metàl·lics.79  
  
Desmond el 1892 va utilitzar el sulfat càlcic (guix de Paris) per defectes ossis i l’any 1920  
Albee i Morrison van utilitzar el fosfat tricàlcic (TCP) per a les pèrdues òssies en una 
investigació amb animals. 
 
La primera aplicació documentada de la ceràmica com a dispositiu mèdic es va realitzar l’any 
1933 amb una patent de M. Rock  en un implant dental,80 i el 1965 Sandhaus patenta a 
Anglaterra un cargol per a un implant dental ceràmic,81 material que s’anomenà  la ceràmica 
Degussit AL23. 
 
La  primera utilització de la ceràmica en cirurgia ortopèdica es va realitzar per Boutin el  1970, 
qui 2 anys més tard va publicar un article sobre la revisió de  pròtesis de maluc on la tija era 
de titani i la còtila i el cap de ceràmica.82 El 1977 va publicar els resultats d’una altra revisió 
de 150 implants amb el mateix parell de fricció i tècnica de fixació no cimentada. Aquest estudi 
va concloure  que la ceràmica tenia un bon comportament com a biomaterial, tot i que es va 
descriure un problema de la mobilització de la còtila.83 L’adequació d’algunes ceràmiques, 
concretament l’alúmina, la zircònia i els seus compostos, per a aquest tipus d’aplicació es 
basa en el fet que són materials d’elevada duresa i presenten molt bona resistència al desgast 
per fricció. 
 
En la dècada dels 90 va augmentar la utilització del parell de fricció ceràmica-ceràmica amb 
diferents resultats,84,85,86,87 així com la utilització d’altres tipus de ceràmiques com a 
recobriment metàl·lic en determinats implants. 
 
Tipus de ceràmiques per a pròtesis articulars 
Les ceràmiques es poden classificar en dos grups: les biològicament estables, anomenades 
també bioinerts, on la integració amb l’os es produeix pel creixement de l’os i ocupació de les 
irregularitats del material (és una fixació morfològica amb una gran resistència mecànica), i 
les ceràmiques bioactives, que tenen propietats osteoconductores, amb una unió química a l’ 





Les ceràmiques bioinerts son principalment l’òxid d’alumini, Al2O3 (alúmina), l’òxid de zirconi, 
ZrO2 (circona) i les ceràmiques compostes. Entre les ceràmiques bioactives trobem els fosfats 
de calci (com la hidroxiapatita i el fosfat tricàlcic), els vidres bioactius i les vitroceràmiques. El 
sulfat càlcic no es considera bioactiu perquè es reabsorbeix molt ràpidament.  
 
Ceràmiques bioinerts  
Òxid d’alumini (Alúmina) 
La primera ceràmica utilitzada clínicament va ser l’alúmina (Al2O3) d’alta densitat i alta puresa  
(>99,7%). Les seves propietats, com la resistència a la corrosió, el desgast i la seva resistència 
mecànica fa que sigui indicada en la fabricació de pròtesis articulars, especialment en 
artroplàsties totals de maluc. L’alúmina és 5 vegades més resistent que l’acer (Cr-Co) i 30 
vegades més que el polietilè d’ultra alt pes molecular (UHMWPE), amb un coeficient de fricció 
0,06 i una taxa de desgast l’any del 0,01-0,02 mm, que representa 40 vegades menys que el 
metall, i 2000/2500 menys que el polietilè. No obstant això, com la majoria de materials 
ceràmics, tenen un punt dèbil i és la seva fragilitat. 
 
L’alúmina és l’únic òxid format pel metall d’alumini i es troba a la natura, essent el principal 
component de minerals com el corindó i la bauxita. Les pedres precioses com el zèfir i el robí 
també es componen de corindó, però el terme òxid d’alumini es restringeix al material que es 
deriva de la bauxita per a la producció de la ceràmica. Per a la seva extracció s’utilitza el 
procés Bayer descrit per Carl Josep Bayer (1847-1904).a 
 
El control de la mida dels grans cristal·lins és molt important per aconseguir una resistència 
elevada i una bona tenacitat. Així doncs, en cirurgia ortopèdica s’utilitza l’alfa-alúmina  amb 
un gra de <4µm i una puresa >99,7%, que té una bona resistència a la flexió i a la compresió, 
propietas requerides per l’organització d’estàndards internacionals (ISO GIKL 1999) ISO 
6474-1 2010 (Taula 4). 
 
Taula 4. Propietats de l’òxid d’alumini (ISO 6474-1) 
Propietats Requisits 
Contingut (%p/p) >99.8 
Densitat (g/cm3) >3.93 
Mida  mitjana del gra (μm) 3 - 6 
Duresa (Vickers)* 2300 
Resistència Mecànica a la Flexió (MPa) 550 
Resistència Mecànica a Compressió (MPa) 4000 
Mòdul Elàstic (GPa) 380 
Tenacitat KIC (MPa-m1/2) 4 - 5 
K10 (MPa-m1/2) ≈ 2.5 
* El valor equivalent en el Sistema Internacional és 23 GPa. 
 
 
                                               
a C.J Bayer és un químic austríac que patenta el mètode el 1889 i no té cap relació amb F. Bayer, confundador de 




Òxid de Zirconi (zircònia) 
L’òxid de zirconi que es coneix com a zircònia, d’origen etimològic incert tot i que sembla que 
prové de la paraula persa zargun (color daurat) va ser descobert per M. Heinrich Klaproth,  
farmacèutic i químic Alemany (1743-1817 Berlin) l’any 1789 a partir del zircó (pedra preciosa 
coneguda des de l’antiguitat) amb un procés d’escalfament de gemmes.89 
 
La zircònia presenta un polimorfisme on coexisteixen tres fases cristal·lines: la monoclínica 
(M), la tetragonal (T) i la cúbica (C).  La zircònia en estat pur és monoclínica a temperatura 
ambient fins els 1.170 ºC, en augmentar la temperatura es transforma en tetragonal, i per 
sobre dels 2.370ºC en fase cúbica. En produir-se el refredament torna a la fase monoclínica 
per sota dels 1070ºC, durant aquesta transformació, en el refredament, es produeix un 
augment de volum en un 3-4% que produeix esquerdes i fan impossible fabricar una ceràmica 
pura.92,93  
 
L’addició de petites quantitats d’òxid (per exemple MgO,CeO2,Y2O3) a la zircònia pura fa que 
aquest material a temperatura ambient tingui una matriu cúbica amb precipitats monoclínics i 
tetragonals, el que seria la zircònia parcialment estabilitzada  (PSZ).90 Als anys 90 va introduir-
se la zircònia estabilitzada amb itri, coneguda com zircònia tetragonal policristal·lina (TZP), 
com una alternativa a l’alúmina per a la fabricació dels caps femorals de les pròtesis de maluc.  
El coneixement de la seva microestructura i el seu procés de transformació permet entendre 
el comportament mecànic de la ceràmica TZP. 
  
Aquest material és una ceràmica amb bona estabilitat química, resistència mecànica i tenacitat 
a la fractura  amb un mòdul de Young de 210 GPa, molt similar al de l’acer inoxidable (Taula 
5).91 Però a principis dels anys 2000, a causa d’ alguns canvis en el procés de fabricació de 
l'empresa Saint Gobain, principal productor d’aquest material, que van donar lloc a 
modificacions de les seves propietats, es va produir un gran nombre de trencaments 
catastròfics en aquests tipus de components fabricats amb zircònia, el que va motivar la seva 
retirada del mercat, i posteriorment aquesta empresa els  va deixar de fabricar amb aquest 
material. 
 
Taula 5. Propietats de l’òxid de zirconi ( ISO 13356) 
Propietats Requisits 
Contingut (%p/p) ≤99,0 
Densitat (g/cm3) ≤6,0 
Mida medi de gra (μm) ≤0,4 
Duresa (Vickers)* 1200 
Resistència Mecànica a la Flexió (MPa) ≤500 
Resistència Mecànica a Compressió (MPa) ≤800 
Mòdul Elàstic (GPa) 210 
Tenacitat KIC (MPa-m1/2) 8-10 
K10 (MPa-m1/2) ≈ 







Les ceràmiques compostes es formen per la unió de dos o més ceràmiques per aconseguir la 
combinació de propietats que no és possible obtenir de forma aïllada amb cadascú dels 
components, com ara una millor tenacitat i resistència al desgast.  
 
Els materials compostos es caracteritzen per: 
 
 Estar formats per dos o més components distingibles físicament i separables 
mecànicament.   
 Presentar diverses fases químiques distintes, insolubles entre si i separades per una 
interfase. 
 Les seves propietats mecàniques són superiors a la simple suma de les propietats dels 
seus components (sinèrgia).  
 
Actualment s’utilitzen ceràmiques compostes d’alúmina - zircònia, amb excel·lents propietats 
mecàniques. Un dels majors reptes, però, segueix essent superar la fragilitat del material fent 
que la seva microestructura sigui capaç de mostrar resistència a les fractures.  
 
ALÚMINA REFORÇADA AMB ZIRCÒNIA (ZTA) 
El disseny d’aquest material es basa en millorar les propietats de l’alúmina com la duresa, la 
rigidesa i la termoconductivitat en un medi com el del cos humà; així com augmentar la 
resistència a les fractures. Es tracta d’una matriu de dues fases alúmina-zircònia on els grans 
de l’òxid de zirconi, dispersos homogèniament per la matriu predominat, l’alúmina, 
absorbeixen les forces d’impacte, i la inclusió del cristalls d’estronci eviten la propagació de 
fissures i incrementen la tenacitat del material (Figura 7).104  
 
Figura 7. Microestructura de la matriu d’alúmina. 
 
1Cristalls d’estronci; 2 Grans d’alúmina;3 Grans d’òxid de zirconi 





Aquest nou material va ser obtingut l’any 2003 per l´empresa CeramTec GmbH,  (Plochingen  
Alemanya), constituït en un 82% i 17% d’alúmina i zircònia, respectivament. La resistència a 
la fractura ve determinada per l’habilitat de les partícules de la zircònia de passar d’una fase 
tetragonal a una monoclínica reforçant, així, el material i evitant la propagació de fissures 
(Figura 8). Amb la inclusió d’òxid d’estronci (SrO) s’aconsegueix un segon mecanisme de 
reforç: l’estronci reacciona amb l’alúmina durant la fase de sinterització amb un creixement i 
elongació de la seva estructura, amb forma de plaqueta, actuant d’escut contra la ruptura 
(cristall d’estronci Hexaaluminat). A més, l’itri (Y2O3) participa en la transformació i 
estabilització de la fase tetragonal de l’òxid de zirconi, i l’addició d’òxid de crom (0,3% aprox.) 
té per objectiu incrementar-ne la duresa.105,106,107 Els resultats, però, d’un recent article 
demostren que l’existència o no de crom (segons els percentatges analitzats de 0% a 5%) no 
es relaciona amb aquest augment.108 
 
L’addició dels diferents elements a la matriu d’alúmina s’ha de fer de forma òptima per tal 
d’assegurar la màxima resistència a la propagació de les fractures però també la seva 
estabilitat química. La variació en la composició dels elements pot tenir greus conseqüències 
i anul·lar els avantatges que presenten ambdós components per separat. 
 




ZIRCÒNIA REFORÇADA AMB  ALÚMINA (ATZ) 
En aquest material la fase predominat és la zircònia, amb l’addició de petites quantitats 
d’alúmina, amb l’objectiu de combinar els avantatges d’ambdós materials.  
 
Aquest material es va començar a comercialitzar el 2010 per l’empresa Mathys Ortophedics 
GmbH (Mörsdodf, Alemanya). La composició d’aquesta ceràmica és aproximadament d’un 
80% de zircònia i 20% d’alúmina. Conté un 0,3% d’itri per estabilitzar la fase tetragonal de la 
zircònia, la mateixa proporció que s’utilitza per a la zircònia monoclínica, i les dimensions dels 
grans d’ambdues fases tenen una mida mitjana de 0,4µm.  
 
Tot i que aquest material presenta unes propietats mecàniques comparables a la de l’alúmina 
reforçada (Taula 7) i acompleix amb els estàndards de la normativa ISO, no ha assolit encara 
el percentatge d’ús de la ZTA. Un dels motius que podria explicar això és la reticència que 
existeix al voltant de la zircònia en l’àmbit de la cirurgia ortopèdica, després que l’any 2000 es 




Taula 7. Propietats de les ceràmiques compostes (Masin et al ,2014). 
Propietats ZTA ATZ 
Alúmina (contingut) 81,6 20 
Zircònia (contingut) 17 80 
Densitat 4,37 5,51 
Alúmina (mida del gra) 0,56 0,40 
Zircònia (mida del gra) 0,3 0,40 
Força tensora 1384 >1200 
Mòdul de Young 358 ns 
Resistència a la fractura 6,5 7,4 
Duresa (HV10, GPa) 19 - 
Duresa (HV20, GPa) - 15 
 
 
Ceràmiques bioactives  
Fosfats de calci 
La fase mineral de l’os és un fosfat de calci, la hidroxiapatita, com va mostrar  De Jong en la 
seva publicació l’any 1927 (utilitzant la difracció de raigs X),94 per la qual cosa les ceràmiques 
basades en fosfat de calci presenten excel·lents propietats de biocompatibilitat i bioactivitat, i 
les fan molt indicades com a biomaterials.95 
 
La hidroxiapatita que forma part de la família de les apatites és el fosfat de calci del tipus 
ortofosfat més utilitzat, i va ser descrita per primera vegada per Werner el 1788 com  
compostos iònics amb una estructura cristal·lina hexagonal i amb una formulació química 
M10(RO4)6 X2, on l’M pot ser Ca2+ Pb2+ Na+ etc.; l’R= PO43- , AsO43-, VO43- etc.; i la X= OH-, F-, 
Cl- etc (Figura 6).96 A la natura les apatites es poden trobar en les roques sedimentàries. 
 
La hidroxiapatita dels ossos i les dents seria Ca5(PO4)3(OH), amb àtoms de calci, fòsfor, oxigen 
i hidrogen, essent la responsable de la duresa junt amb les estructures orgàniques com el 
col·lagen. Conté, a més a més, una quantitat important de carbonat (fins a un 8%), i impureses 
d’altres elements com sodi i magnesi, importants en el metabolisme ossi.  
 
Figura 6. Estructura química de la hidroxiapatita. 
 






Les ceràmiques de fosfats de calci, i concretament la hidroxiapatita i el fosfat tricàlcic, 
s’utilitzen actualment com a materials per afavorir la regeneració en defectes ossis i, també, 
com a recobriments de pròtesis metàl·liques, per facilitar l’osteointegració.  
 
Recobriments d’hidroxiapatita (HA) 
Com succeeix amb tots els biomaterials, el procés de fabricació i posterior manipulació pot fer 
variar les seves propietats. Els paràmetres més importants en els recobriments 
d’hidroxiapatita  segons l’ISO 13 779 i l’ASTM F1185 són: 
 
- La proporció de calci i fòsfor (Ca/P). 
- La puresa, rugositat, porositat i gruix del recobriment. 
- El grau de cristal·linitat. 
- El mètode d’aplicació del recobriment.  
- L’aliatge metàl·lic on s’aplica i les característiques de la superfície.  
 
La utilització de la ceràmica com a recobriment genera dos interfícies com són l’HA-metall97 i 
l’HA–os, l’aplicació del recobriment ha de ser homogènia a tota la superfície del material, no 
ha de variar la seva estructura química i tampoc s’ha de dissoldre ràpidament ja que conduiria 
a la inestabilitat de la pròtesi.98,99,100 
 
En els últims anys un gran nombre de tècniques s’han utilitzat per al recobriment amb HA a 
les superfícies metàl·liques; d’entre les més utilitzades estan les de projecció tèrmica que 
permeten recobrir superfícies amb diferents geometries a un cost relativament econòmic i 
ràpid. 
 
En concret, el mètode més utilitzat industrialment és la projecció tèrmica per plasma al buit 
(vacuum plasma Spray VSP) que proporciona recobriments amb un elevat índex de 
cristal·linitat encara que amb un cost més elevat que el mètode de plasma atmosfèric (APS), 
on la projecció es realitza en condicions atmosfèriques ambientals. La tècnica de VSP 
consisteix en projectar amb la suficient energia tèrmica el material fos i parcialment fos sobre 
la superfície metàl·lica de l’implant. L’adhesió es pot produir per un efecte mecànic, on una 
partícula en estat plàstic queda unida als porus de la superfície metàl·lica a causa de la gran 
energia cinètica de les partícules projectades, amb una unió molt íntima (com succeeix 
principalment en el titani) i, finalment, per l’actuació de les unions dèbils de les forces  de Van 
der Waals. El gruix del recobriment s’anirà formant a mida que les partícules es vagin 
depositant unes sobre les altres. En aquest procés poden coexistir partícules foses, 
parcialment foses, partícules fredes i es poden retenir bombolles d’aire que produiran 
porus.101,102,103  
 
Un altre dels mètodes utilitzats és la projecció tèrmica a alta velocitat (High velocity Oxy-Fuel  
HVOF). Aquest procés consisteix en generar una combustió entre un combustible que pot ser 
propà i un comburent com l’oxigen a una alta pressió i on l’expansió dels gasos cap a l’exterior 
genera un flux de partícules d’HA a gran velocitat (entre 600 i 800m/s). 




Un dels principals problemes que presenta el recobriment amb projecció tèrmica és la 
coexistència de les fases amorfes amb les cristal·lines que poden disminuir l’adhesió de l’HA 
al material.  
 
A causa de les altes temperatures a què arriben les partícules d’HA en el feix de projecció, 
aquestes es deshidrolitzen parcialment i algunes es poden degradar generant una barrera a 
la nucleació de l’HA, facilitant la formació de fases amorfes (>37%) i petites quantitats d'altres 
fosfats de calci que posen en perill l'estabilitat del recobriment. 
 
El procés de projecció tèrmica per obtenir una HA de bona qualitat, com a recobriment, és 
complex a causa del gran nombre de variables com la temperatura, la velocitat de les 
partícules i la distància de la pistola al metall, entre d’altres, que influeixen en el grau de 
cristal·initat i en la capacitat d'adhesió de les partícules a la superfície del metall. Durant aquest 
procés, una acumulació de fases amorfes en la interfície metall-recobriment serien 
responsables de la pèrdua d’adhesió. Un tractament tèrmic posterior podria reconvertir 
aquestes fases amorfes en cristal·lines millorant, així, les propietats.  
 





Relació Ca/P 1,67-1,76 
Densitat 2,98g/cm3 
Concentració metals pesants <50ppm 
Tensió normal >22MPa 









Ceràmiques bioinerts  
El parell de fricció ceràmica - ceràmica és actualment, de totes les tribologies,  el que té el 
coeficient de fricció més baix pel gra petit, amb poca rugositat de la superfície i alta  resistència 
al ratllat. En tractar-se d’un component bioinert el seu comportament “in vivo”  en l’ambient 
articular és el de provocar una reacció de fibrosi, a diferència del polietilè que produeix una 
reacció inflamatòria a causa de les nombroses partícules de desgast.109 Tot i ser un material, 
com s’ha dit, resistent al desgast i que el percentatge d’afluixament per osteòlisi és menor que 
en superfícies metall- polietilè alguns autors han observat granulomes associats amb necrosi 
i fibrosi a causa de l’acumulació en el temps de partícules en els teixits periarticulars, podent 
passar al torrent sanguini i provocar reaccions sistèmiques.110,111 Els resultats d’altres 
publicacions, en canvi, conclouen que l’absència de partícules en sang s’explicaria pel fet que 
aquestes no es mobilitzarien.112,113 
 
Atès el fet que els components de superfície de fricció realitzats amb material ceràmic 
s’indiquen majoritàriament a pacients joves, esdevé cada vegada més rellevant l’anàlisi a llarg 
termini dels seus resultats. 
 
En la fabricació de la ceràmica de primera generació, el component alúmina (òxid d’alumini 
AI2O3) amb la seva estabilitat fisicoquímica oferia un comportament tribològic excel·lent, però 
a causa de  la seva pobra duresa el feia poc recomanable en determinats components 
articulars (com els inserts acetabulars de poc gruix).114 De fet aquest material es va associar 
amb altes taxes de fractura i es va deixar de fabricar (annex 1b). 
 
Un estudi realitzat per Park et al. (2008) amb 357 implants de maluc amb parell de fricció 
alúmina-alúmina va evidenciar un 1,1% de fracàs protètic a nivell del cap femoral de ceràmica 
de 28 mm, per traumatismes repetitius del cap i coll contra la còtila,115 i Hasegawa el 2006 en 
un altre estudi de 35 casos va evidenciar un 5,7% de fractures a nivell del cap i la còtila.116 
 
En relació amb la utilització de material ceràmic en pròtesis de genoll els resultats d’alguns 
estudis demostren que és poc resistent a la flexió (Minoda 2005)117 i amb freqüents fractures 
transversals (Boyan 1996).118 
 
Les ceràmiques de zircònia (ZrO2) són més resistents que l’alúmina però pateixen degradació 
hidrolítica en l’ambient articular, com es va demostrar en experiències clíniques en les 
dècades 1990-2000. Murakami i Ohtsuki (1989)119 van detectar que aquest parell de fricció es 
desgastava 5.000 vegades més que el d’alúmina - alúmina, i Piconi el 1999 amb el parell de 
fricció zirconi - polietilè va evidenciar un augment del desgast del polietilè entre un 40 i 
50%.120,121,122, 
 
Segons Hannouche (2003) entre 1977 i 2001 es van implantar uns 3.300 implants amb parell 




identificar 13 casos de fractura. Això suposa 13 pacients de cada 5.500 implants i una 
prevalença de fractura del 0,2%.123,124 
 
 La ceràmica de tercera generació es va introduir l’any 1994, i actualment segueix present en 
el mercat, com a conseqüència dels avenços en el procés de fabricació que permeten millorar 
el disseny de l’alúmina amb una més alta densitat i menor mida del gra, i major resistència a 
la fractura. Els resultats publicats sobre els caps femorals fabricats amb aquest nou material 
situen la prevalença de la fractura en el 0,004%.125 
 
L’any 2000 es comença a comercialitzar les ceràmiques de quarta generació. Les primeres 
dades dels seus resultats les dóna la indústria (CeramTec) amb 2 milions de caps femorals 
implantats de tercera generació i 250.000 de quarta en el període 2000-2008, reduint-se el 
percentatge de fractura del 0,021% ( 20/100.000) al 0,003% (3/100.000) per nombre de 
pròtesis implantades. Posteriorment, en una anàlisi portada a terme, pel mateix fabricant, 
sobre els caps femorals comercialitzats l’any 2012 de quarta generació (1.500.000) el risc de 
fractura va passar a ser de 0,002%. Gwo-Chin et al. en la seva publicació de 2016 analitzen 
més de 6 milions de caps femorals implantats entre els anys 2000-2013, dels quals 2,78 
corresponen a caps d’alúmina composta i amb un risc de fractura que el situen en el 0,001%126 
(aquests resultats també estan disponibles a https://www.ceranews.com/).  
 
D’altra banda, en el període 2001-2011, es van declarar a l’ASNM (Agence nationale de 
securité du medicament et des produïts de santé) 428 fractures de caps de tercera generació 
i 3 de quarta (des de 2008), d’un total de 150.000 implants al final del període analitzat. La 
taxa de fractura segons aquest organisme va ser de 0,18% en les ceràmiques de tercera 
generació i de 0,0013% en les de quarta (percentatge similar al presentat per CeramTec). Tot 
i que s’ha de tenir en compte que el parell de fricció utilitzat va ser el de ceràmica-polietilè i 
ceràmica-ceràmica, aproximadament en un 50% a cada grup. Quant a la taxa de fractura dels 
inserts de ceràmica, els resultats aportats per la indústria i l’ASNM no evidencien cap 
davallada important entre les diferents generacions de ceràmica, però les taxes publicades 
estan per sota del 0,030% en les de l’última generació.127 
 
Aquests bon resultats no han estat compartits per alguns dels estudis que es troben a la 
literatura, els quals reporten taxes de fractures superiors tant en les ceràmiques de tercera 
com de quarta generació. Hamilton et al. (2010) van descriure en pròtesis totals de maluc, 
amb superfície de fricció de ceràmica-ceràmica, un 1,1% d’inserts fracturats en el 
peroperatori128; i Massin et Volgt (2010) d’un total de 106 implants va reportar 4 fractures en 
inserts, tot i que posteriorment es va evidenciar un defecte d’implantació a tota la sèrie que va 
requerir la revisió de l’implant per tal d’evitar una fractura prematura.129 Mawdsley et McCourt 
(2013) en els 6 pacients que van analitzar i que presentaven fractura del component insert 
també van concloure que tots els casos s’havien degut a errors tècnics en la impactació de la 
còtila.130  
 
Els diferents estudis publicats posen de manifest que altres factors podrien estar influenciant 
les taxes de fractures en caps de ceràmica com el diàmetre del cap femoral o la manca de 
neteja del cono morse. Un major diàmetre del cap femoral s’associa a una menor taxa de 




(impingement) entre el coll femoral i l’insert,  en augmentar el rang de moviment. Pel mateix 
motiu disminueix també la taxa de subluxacions.131 Però, com més gran és el diàmetre del cap 
(>32mm) més freqüent és el fenomen de microseparació que es produeix entre el cap i l’insert 
en el cicle de la marxa del pacient, podent fer variar el seu comportament mecànic i/o produir 
característics sorolls audibles (clics). Pel que fa als inserts de ceràmica es creu que la causa 
de la fractura podria ser per un gruix massa prim del material o motivada per una inadequada 
posició de l’acetàbul i/o del seu diàmetre i gruix. 132-133 
 
Les ceràmiques de 4a generació milloren les propietats mecàniques de l’alúmina i la zircònia 
per separat. Les propietats finals d’aquests tipus de materials depenen profundament de les 
fases i condicions sota les quals es fabriquen, que poden diferir entre els diferents fabricants. 
A més, tal i com es menciona a l’ISO 6474-2:2012, sobre ceràmiques compostes basades en 
una matriu d’alúmina reforçada amb zircònia, s’han de tenir en compte altres factors que 
poden influir en la durabilitat d’aquests sistemes, com ara el disseny i la tècnica quirúrgica. 
 
La fiabilitat de la utilització del parell de fricció de ceràmica, com s’ha vist, està condicionada 
a la resposta davant la fractura i, en menor mesura, al soroll que pot produir.  
 
Encara que tots els parells de fricció poden produir sorolls, és en les ceràmiques on els clics 
es poden fer més audibles en el cicle de la marxa. La seva etiologia pot ser deguda a factors 
atribuïbles al propi  pacient, la tècnica quirúrgica, el disseny de la pròtesi (microseparació, 
deficient lubrificació), però en cap cas degut al material ceràmic. Piriou,  l’any 2016, relaciona 
el soroll amb les freqüències vibratòries induïdes per la longitud del coll i la mida del  cap.134 
 
Tot objecte sòlid pot vibrar, com a resposta a una excitació vibratòria (impacte, fricció), a una 
freqüència que depèn de les seves propietats físiques. És per això, que cada objecte sòlid té 
una freqüència específica, el que es podria anomenar una signatura acústica. 
 
En el moment de la marxa i, més específicament, a la flexió del maluc,  la fricció entre les 
peces de ceràmica còtila i cap es produeix una vibració que està determinada a 2755Hz, tot i 
que aquestes freqüències són audibles seria la participació de la tija de la pròtesi la que 
actuaria com un amplificador. De confirmar-se aquest fet com la causa dels sorolls els 
fabricants d’implants podrien optimitzar les tiges femorals per reduir la transmissió del soroll  
(de la mateixa manera que la indústria de l’automòbil ho va fer amb el frens).  
 
El soroll audible en el cicle de la marxa, característic del les pròtesis totals amb parells de 
fricció ceràmic-ceràmic o metall-metall, és un fenomen aïllat, i tot i que no se’n coneixen ben 
bé les causes tampoc no es considera motiu de revisió de l’implant. El parell de fricció 
ceràmica-ceràmica ofereix molts avantatges en termes de reducció de l’afluixament de 
l’implant; no obstant això, els pacients candidats a aquesta tecnologia haurien de ser informats 
sobre aquests tipus d’inconvenients.   
Ceràmiques bioactives 
L’HA ha demostrat ser un bon recobriment, com a ceràmica bioactiva, facilitant la integració 





L’HA en fase cristal·lina es reabsorbeix més lentament que en fase amorfa, per la qual cosa 
el grau de cristal·linitat és molt important. 
 
Si el recobriment és molt fi la reabsorció serà més ràpida sense la possibilitat de la integració 
per creixement ossi. D’altra banda, una capa massa gruixuda (> de 150 µm) es pot trencar en 
la seva implantació. Es considera adequat un gruix d’entre 50 i 70 µm per poder donar una 
bona estabilitat a l’implant. 
 
La porositat de l’HA pot disminuir les seves propietats mecàniques. És a dir, un cert nivell de 
porositat pot afavorir el creixement cel·lular però també pot ocasionar la seva fragilitat afavorint 
l’aparició de microfissures que poden fer perdre l’estabilitat de l’implant.  
 
Una rugositat alta facilita el creixement de l’os de la interfície, però una molt alta rugositat por 






Ciments ossis acrílics (COA) 
- El procés de preparació del ciment requereix seguir estrictament les instruccions del 
fabricant amb relació als temps de preparació i les condicions de temperatura i humitat 
relativa a la sala d’operacions. 
 
- És important la bona preparació de la zona receptora del ciment, sense sang, greix i 
teixits que puguin quedar inclosos dins del ciment. 
 
- La penetració del ciment dintre de la estructura òssia és important; la utilització del 
rentat a pressió podria afavorir-ho . 
 
- La preparació al buit i la  pressurització del ciment pot millorar la qualitat del ciment  i 
la seva resistència. 
 
- La utilització de ciments carregats d’antibiòtic prèviament pel fabricant evitaria 
l’alliberament no controlat d’aquest i els efectes adversos sobre les característiques 
mecàniques. 
 
- La utilització de nous accelerants i iniciadors actualment en estudi, així com la 
incorporació de substàncies biològiques osteoinductores com la hidroxiapatita, vidres 
bioactius, fosfats de calci amb una bioactivitat elevada milloraran les propietats 
biològiques i mecàniques del ciment. I la combinació d’antibiòtics amb sistemes 
d’alliberament modificat, sobretot en els primers dies després de la intervenció, podrà 
ajudar a prevenir les infeccions òssies. 
 
Ceràmiques 
- La utilització de les nanotecnologies  permet l’ús de nous materials, com la ceràmica 
composta d’alúmina i zircònia, amb additius com l’itri i l’estronci  que milloren la duresa, 
la tenacitat i la resistència a la fractura. Aquests nous biomaterials representen la 4a 
generació i són utilitzats actualment amb bons resultats. 
 
- La mida del gra és important per la resistència i la tenacitat de la ceràmica: com més 
petit sigui menor el coeficient de fricció. 
 
- En el parell ceràmica – ceràmica el coeficient de fricció és molt baix i per aquest motiu 
aquest coeficient no tindria una relació directa amb la mida del cap femoral, com 






- Atesa la naturalesa del material ceràmic, en el moment de la implantació dels 
components hi ha un risc de fractura i/o de deteriorar les superfícies de fricció, motiu 
pel qual és important una correcta manipulació dels components i l’ús d’una adequada 
tècnica quirúrgica, tot observant les indicacions que sobre això realitzi el fabricant. 
 
- La utilització d’inserts ceràmics preassemblats a nivell de la còtila pot disminuir el 
nombre de ruptures durant la seva manipulació.  
 
- Els recobriments amb HA permeten millorar l’osteointegració dels implants metàl·lics. 
Un cop aconseguida l’osteointegració, els recobriments poden arribar a desaparèixer 
amb el temps, en el procés de remodelació per reabsorció osteoclàstica i per dissolució 
química. Això no representa la pèrdua d’estabilitat protètica sinó que s’ha de 
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Annex 1a. Llista de fabricants de COA (Font FDA)   
 
Fabricants de COA 
Teknimed, S.A. 
AAP Biomaterials GMBH & CO. KG  
Biomet, INC. 
Depuy CMW  
Depuy Orthopaedics, INC. 
Heraeus Kulzer GMBH & CO. KG, Medical Divison  
Howmedica International S. DE R.L.,  
Smith & Nephew, INC.  
Stryker Instruments, Instruments Div.  
Stryker Ireland, LTD. Osteonics (Orthopaedics DIVI) 
Tecres SPA 





Annex 1b. Evolució en el temps de les ceràmiques bioinerts 
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